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略	 語 
MRI: Magnetic Resonance Imaging 
MR: Magnetic Resonance  
PROPELLER: Periodically Rotated Overlapping Parallel Lines with Enhanced 
Reconstruction 
FSE: Fast Spin Echo 
TR: Repetition Time 
T2WI: T2 Weighted Image  
TE: Echo Time 
FOV: Field Of View 
DICOM: Digital Imaging and Communications in Medicine 
RF: Radio Frequency 
3D: three Dimensions 
T1WI: T1 Weighted Image 
FLAIR: Fluid Attenuation Inversion Recovery
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第 1 章	 	 はじめに 
1.1	 MRI の動きに対する脆弱性	
Magnetic Resonance Image（MRI）は高いコントラスト分解能を有する
ことで臨床現場において幅広い部位に用いられ，また，形態画像のみならず血
流動態，水分子の拡散能，blood oxygenation level dependent 効果や magnetic 
resonance spectroscopy などの機能画像も取得できることから多くの疾患に対し
て臨床応用されている。一方で，MRI は位相エンコーディングや周波数エンコ
ーディングに一定の時間を必要とするため，対象物の動きの影響を受けやすい
ことも知られている。この動きによって生じた偽像は一般的にモーションアー
チファクトと呼ばれている。対象物から取得した magnetic resonance（MR）信号
を充填する周波数および位相データ空間を k-space と呼び，k-space 内の中心近傍
には低周波成分が，中心から離れた辺縁には高周波成分が充填される。前者は
対象物のコントラスト情報に寄与し，後者は対象物の微細な構造情報に寄与す
ることが知られている。k-space の一般的な充填方法として，高周波成分→低周
波成分→高周波成分を順に直線的に埋めていく従来法があるが（図 1a），この中
心近傍の低周波成分を取得中に対象物が動くと，低周波成分の位相が乱れるこ
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とにより，画像上に強いモーションアーチファクトが現れ，診断の大きな妨げ
となってしまう。そこで動きに強い撮像法として提唱された方法が Periodically 
Rotated Overlapping Parallel Lines with Enhanced Reconstruction （PROPELLER）法
である [1]。 
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図 1		k-space の充填方法	
	a:	従来（Linear-order)	法。	
	k-space の端から高周波成分→低周波成分→高周波成分の順に充填していく。	
	b:	ラジアルサンプリング法。k-space の中心を軸として，ブレードと呼ばれる
一定の幅（赤枠）のバンド状の領域を回転するように 360 度充填していく。	
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1.2	 PROPELLER 法の概要	
PROPELLER 法は，MRI の代表的な撮像法である Fast Spin-Echo（FSE）
法をベースとした撮像方法であり，k-space の特殊なデータ充填方法と動き補正
機能を兼ね備えている [1-3]。k-space を直線的に埋めていく従来法に対して，
PROPELLER 法では k-space の中心を軸に回転するよう充填していくラジアルサ
ンプリング法が用いられる（図 1a, b）。また，1 回の繰り返し時間（repetition time: 
TR）で一定幅のバンド状の領域を充填し，そのバンド状の領域を TR 毎に k-space
の中心を軸にして回転させながら 360 度充填していく。このバンド状の領域の
幅は FSE 法のエコートレイン数で決定され，1 つのバンド状の領域をブレード
と呼ぶ。このラジアルサンプリング法では，k-space の中心の低周波成分が 1 回
の TR で収集されるブレードに常に含まれるため，すべてのブレードで強いコン
トラスト情報を有することができる。従来法では，画像のコントラストを決定
する低周波成分を充填中に撮影部位が動くと，画像全体に動きの影響が強く反
映されてしまう。一方，PROPELLER 法は常に低周波成分を収集しているため，
たとえ数回にわたって撮影中に動いたとしても，その他の動いていない画像と
平均化されることで全体として動きの影響が少ない画像を得ることができる。
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これが PROPELLER 法のデータ収集における特徴である。 
 
1.3	 PROPELLER 法に使われる動き補正機能の説明	
もう一つの PROPELLER 法の特徴は，各ブレードで得られたデータに
図 2 に示す 3 種類（並進補正，回転補正，腐敗データ検出）の動き補正を付加
できることである。PROPELLER 法の撮影中の体動は，大きく 2 つのタイプに分
けることができる。1 つは MR 信号を読み取る勾配磁場が印加されていない時間
（以下，不活時間）の動き（タイプⅠ）と，もう 1 つは勾配磁場が印加されて
いる時間（以下，印加時間）の動き（タイプⅡ）である。頭部の軸位断の回転
運動を例に挙げると，タイプⅠは不活時間中の動きであるため，各ブレードの
画像にはモーションアーチファクトは含まれないが，各ブレードから得られる
画像の頭部正中線の方向が異なる。これらの画像群は回転補正と並進補正によ
って位置補正されて 1 つの画像を形成する（図 2a, b）。一方，タイプⅡは MR 信
号を読み取る勾配磁場を印加している最中の動きであるため，ブレードのデー
タは位相ズレを含んだ腐敗したデータとなり（以下，腐敗データ），再構成され
た画像にはモーションアーチファクトが現れる。これらの画像のボケは，回転
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と並進補正を施しても取り除くことはできない。そこでもう一つの補正機能で
ある腐敗データを検出する機能が働く。図 2c は例として 18 ブレードで構成さ
れる PROPELLER 法での撮影中に，ある 2 つのブレードを取得している間にだ
け動いたときの画像群である。腐敗データ検出機能は，各ブレードから得られ
る画像の中からモーションアーチファクトによるボケを多く含む画像を相対的
に検出し省くことで，平均化された画像への影響を軽減する手法である。 
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図 2	PROPELLER 法に用いられる動き補正機能	
a:	回転補正	
b:	並進補正	
c:	腐敗データ検出。各ブレードの画像から動きによるモーションアーチファク
トが含まれている画像（腐敗データ）を検出して省く	
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1.4	 従来ファントムで行われてきた動き補正機能検証の先行研究とそれらの
限界点	
PROPELLER 法は約 10 年前に臨床応用が本格的に始まり，近年におい
ては，頭部，頸部，関節，骨盤や腹部などの多くの部位において利用されてい
る [4-7]。特に頭部領域において，PROPELLER 法は，安静にできない小児，急
性期脳卒中患者，認知症患者などの固定が難しい，または意図しない動きが生
じる状況下においても高画質が期待できる方法として非常に重要な役割を担っ
ている [8-10]。近年においても，データ収集の高速化や動き補正機能の改良に
よって，被験者の動きに対してより強固な撮像方法の開発が進められている 
[11-13]。PROPELLER 法の動き補正機能に関する先行研究では，信号強度が白と
黒の高いコントラストを主体とし，幾何学的な形状をしたファントムを使用し
て動き補正機能の能力が検証されてきた [11,14,15]（図 3）。同時に，臨床画像
上での有用性の検証は，実際の人体のような多彩なコントラストと形状を表現
できるファントムが存在しないことから，実際のヒト（in vivo）を対象に試みら
れてきた。しかしながら，ヒトが頭部をスライス面内に平行な回転または並進
運動することは容易ではなく，たとえ実験前に被験者に十分に指示したとして
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も，被験者が繰り返し同じように頭部を動かすことが不可能であり，先行研究
における問題点であった [11,13]。すなわち，補正後の画像が期待したほどの画
質を示さないとき，それが新たに開発した補正機能の精度に起因するものなの
か，それともスライス面を外れた動き，不正確な回転角度や不適切なタイミン
グの動きといった精度の低い実験環境に起因するものなのかが分からず，実験
結果の信頼性が下がり，PROPELLER 法のデータ収集方法と動き補正機能の検証
を困難にしている。この問題を解決するためには，MR 画像上で対象部位のコン
トラストと形状を模擬できる精巧なファントム開発が必要不可欠である。 
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図 3	従来使用されてきた幾何学的ファントムの 1 例	
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1.5	 三次元ラピッドプロトタイピング技術と MRI ファントム作成	
近年の三次元ラピッドプロトタイピング技術は，非常に複雑な構造の
成形を可能にしている [15-22]。過去に MRI データを使用して三次元ラピッドプ
ロトタイピング技術で模擬臓器を作成した研究はあるが，MR 画像上で対象部位
と同等なコントラストと形状を示すことができるファントムは未だ存在しない。
この三次元ラピッドプロトタイピング技術はヒト臓器のコントラストや形状に
近い高精細な MRI ファントムを開発できる可能性があるが，その手法はまだ十
分な発展を遂げていない。 
 
1.6	 新しい MRI ファントム開発の意義	
三次元ラピッドプロトタイピング技術を使って，MR 画像上で対象部位
のコントラストと形状を再現できる精巧なファントムを作成することができれ
ば，従来は幾何学的ファントムの画像でしか実験環境を整えることができなか
った PROPELLER 法の動き補正機能の角度依存性や頻度依存性を臨床画像上で
も評価することが可能となり，より実物に近い脳モデルファントムを用いるこ
とで，実臨床での PROPELLER 法の有用性を証明できる。また，この精巧なフ
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ァントムを用いることで，データ収集方法と動き補正機能の新たな開発にも繋
がることが期待でき，臨床現場で意図せず動いてしまう患者や小児患者の画質
向上と診断能向上へ寄与することができる。 
 
1.7	 本研究の目的	
 本研究の目的は，三次元ラピッドプロトタイピング技術を使って，ヒ
ト脳 MR 画像と同じコントラストと形状を，MR 画像上で示すことができる新し
い MRI ファントムを開発することである。また，ファントムを任意の角度で回
転させることができる駆動システムを作製し，ファントムと駆動システムの実
際の使用として，PROPELLER 法に用いられる動き補正機能の角度依存性と頻度
依存性を検証することである。 
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第２章	 	 方	 法 
本論文では最初に，ヒト脳 T2強調画像（ヒト T2WI）のデータから三次
元ラピッドプロトタイピング技術を使って MR 画像上で対象部位と同等なコン
トラストと形状を示すことができるファントムの作成過程を解説し，参照した
ヒト T2WI と作成したファントム T2強調画像（ファントム T2WI）の類似度を示
すために 2 画像間の相関係数を算出した。次に，作成したファントムを正確に
動かす駆動システムを作製し，その回転精度を検証した。最後に，ファントム
と駆動システムを組み合わせたセット（以下，ファントムセット）を使って，
PROPELLER 法の動き補正機能の初期検証実験を行った。検証項目としては，動
き補正機能の角度依存性と頻度依存性とした。なお，本研究で行われたすべて
の MRI 撮影は，筑波大学医学医療系「医の倫理委員会」の承認（承認番号 870）
を得て実施されており，被験者から実験前に実験への参加に関するインフォー
ムドコンセントを得ている。 
	
2.1	 ファントム作成と画質評価	
 PROPELLER 法に使用される動き補正機能の臨床における実用性を検
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証するためのファントムは，可能な限り臨床画像に近いコントラストと形状を
有することが理想的である。たとえば，1 から 100 の信号の幅を持つ頭部の MR
画像と同じファントムを作るためには，画像上で黒から白を 100 段階の信号で
表現でき，かつ頭部と同じ信号分布を示す必要がある。すなわち，ヒト MRI 画
像から信号強度と分布をデータとして取り出し，それらをファントム作成に反
映する事ができれば，臨床画像に近いコントラストと形状を示すファントムを
作成することが可能となる。本項では，ヒト MRI の取得から上記の着想に基づ
くデータ変換，三次元ラピッドプロトタイピングおよび画質の評価に至るまで
を順に説明していく。	
 
2.1.1	 ヒト T2WI の撮像	
ヒト T2WI を得るために，頭部外傷や脳神経学的な障害を有しない被
験者 1 名（36 歳，女性）を対象として，脳の軸位断 T2WI を撮像した。使用装
置は Achieva dStream 3.0T-TX MRI system (release 5.1.7.0; Philips Medical Systems, 
Eindhoven, Netherlands)で，32 チャンネル SENSE ヘッドコイルを用いた（図 4a,b）。
軸位断の撮像断面は前交連と後交連を結ぶ AC—PC ラインに平行とし，全脳をカ
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バーできる範囲とした。撮像シーケンスは FSE 法（TR = 4500 ms, echo time [TE] 
= 90 ms, slice thickness = 6 mm, slice gap = 0.6 mm, field of view （FOV） = 230 mm, 
pixel resolution = 0.51 mm × 0.51 mm）を用いた。得られた画像から基底核を含む
断面を１枚選択してこれをファントム作成のために参照するヒト T2WI とした
（図 5a）。 
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図 4	使用装置	
a:	磁気共鳴画像装置（MRI:	Magnetic	Resonance	Imaging）	 Achieva	dStream	
3.0T-TX	MRI	system	(release	5.1.7.0;	Philips	Medical	Systems,	Eindhoven,	
Netherlands)		
b:	32 チャンネル SENSE ヘッドコイル	
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2.1.2	 ファントム作成の着想	
ヒト T2WI に近いコントラストと形状を有するファントムを作成する
ための着想を以下に説明する。また，ここで言う「形状」とは画像内の MR 信
号の分布を指しており，頭部で例えると，ヒト T2WI が示す脳を含む頭部の形状
を指す。人体の MR 画像は複雑なコントラストと信号分布で表現されており，
図 5b に示すように脳の皮質と白質の境界領域を拡大して観察すると，黒から白
のグラデーションで表現されていることが分かる。すなわち，このグラデーシ
ョンを表現することができれば黒から白の間にある信号を全て表現することが
可能となる。ここで著者は楔型ファントムに着目した。この楔型ファントムは
MR 信号を有しない素材でできており，ファントムを横から見たときに楔型をし
ている（図 6a）。この楔の上の空間に液体等の MR 信号を有する物質を入れて楔
の任意の位置を水平に横切るように MRI のスライス位置を設定することで黒か
ら白のグラデーションを得ることができる（図 6b, c）。このファントムは MRI
装置の精度管理に一般的に広く用いられており，主にスライス厚測定に利用さ
れ，設定値と実測値の相違を検証する目的で使用される。このようにスライス
内の MR 信号を有する物質の単位容積に依存して信号が変化することを部分容
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積効果と呼ぶ。すなわち，ヒト T2WI が示す黒から白の濃淡を微細な傾斜に置き
換えてその微細な構造を作ることができれば，ヒト T2WI と同じコントラストと
形状を有するファントムを作成することが可能であると考えた。ヒト T2WI では，
脳室，脳溝，脂肪は白く（高信号），内包後脚，その他白質，頭蓋骨は比較的
黒く（低信号）描出される。MRI の信号強弱は，撮像シーケンスと組織の T1，
T2，T2*緩和時間などの複雑な調和で決定される。しかし，この信号の強弱を部
分容積効果のみに着目して考えると，高信号部分には MR 信号を発する物質を
多く，逆に低信号部分には少なく配置できればよい。この着想に基づき，ヒト
T2WI からファントムを成形する三次元プリンタに入力するデータ変換の方法を
次項で説明する。 
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図 5		参照したヒト脳 T2 強調画像	
a:	全体像	
b:	a の右上領域の皮質と白質の境界部分の拡大図	
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図 6	楔形ファントム	
a:	外観図	
b:	スライス厚測定の模式図	
c:	スライス厚測定で得られるグラテーション模様	
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2.1.3	データ変換	
図 7a は図 5a のヒト T2WI の x−y 平面上の全ラインプロファイルカーブ
である。また，図 7c は全ラインプロファイルカーブのうち，１例として図 7b
に白線で示されている位置（両側内包後脚を通るライン）のプロファイルカー
ブを示している。ここで全ラインのプロファイルカーブを上下反転させる（図
7d）。さらに反転したプロファイルカーブの信号値を深さ最小 0 mm から最大 6 
mm（スライス厚に相当）に置換し，カーブの上の空間に MR 信号を発する物質
を入れて（図 7d），図 7e のファントム断面図が示すように凹凸部分にスライス
位置を正確に合わせて 6 mm 厚の T2WI を撮像すれば，部分容積効果によって反
転したプロファイルカーブの形状に合った様々な信号濃淡を表現できることが
期待される。ヒト T2WI がもつ信号強度から深さ情報への変換を実現するための
数式は， 
T = { (Imax – I)/ Imax } Tslice + Tbottom 
である。ここで T は信号値から変換される積層厚（mm），Imax はヒト T2WI の全
ボクセル中の最大信号値，I はヒト T2WI の各ボクセルの信号値，Tslice はファン
トムを撮像する T2WI のスライス厚（mm），Tbottom はファントムの底部分の厚さ
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（mm）である。今回作成したファントムでは既定値として，Tslice = 6 mm， Tbottom 
= 5 mm とし，ヒト T2WI の全ボクセル中の最大信号強度 Imax は 2725 であった。
数式には現れていないが，用いた積層厚は今回用いた高精細三次元プリンタが
出力することができる最も薄い積層厚の 0.016 mm であった。また，全ボクセル
中の最小信号強度は 0 であった。ヒト T2WI の Digital imaging and communications 
in medicine (DICOM)データを MRI 装置から出力し，Matlab R2015b (MathWorks, 
Natick, MA, USA)を用いて上記数式でデータ変換を行った。作成した Matlab プ
ログラムを図 8 に示す。変換されたデータは三次元プリンタに入力するために
stl ファイルとして出力した。 
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図 7	信号強度から積層厚へのデータ変換の過程	
a:	参照したヒト脳 T2強調画像の x-y 平面の全ラインプロファイルカーブ	
b:	プロファイルカーブの 1例の選択ライン	
c:	b のラインのプロファイルカーブ	
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図 7	（つづき）	
d:	c のプロファイルカーブを反転した状態。灰色の塗り潰しは MR 信号を発する
物質で満たされた領域を示す。	
e:	ファントムに枠を付けた状態の断面図。灰色の塗り潰し領域は印刷された樹
脂（MR 信号をもたない）を示す。ドットパターンは MR 信号を発する物質（ア
ガロースゲル）で満たされた領域を示す。ファントムの直径は 230	mm。2 本
の点線はスライス範囲（6	mm）を示す。	
 26 
	
図 8	ヒト T2 強調画像の MATLAB データ変換プログラム	
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2.1.4	 三次元ラピッドプロトタイピングとアガロースゲルの注入	
作成された stl ファイルを図 9 の積層型三次元プリンタ（Objet 
Eden350V; Stratasys, Eden Prairie, MN, USA）に入力し，MR 信号を有しない合成
樹脂（FullCure810 Vero Clear，半透明）でファントムを成形した。次に，ファン
トムの凹凸部にアガロースゲルを流し込んだ。アガロースゲルの濃度は 0.4%，
T2緩和時間と T1緩和時間は，それぞれ 168 ms と 1667 ms である。最後に，フ
ァントムを 4 度の冷蔵庫で十分に冷却したのち，24 度で保たれた MRI 検査室内
で 24 時間放置した。 
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図 9	積層型三次元プリンタ	
(Objet	Eden350V;	Stratasys,	Eden	Prairie,	MN,	USA)  
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2.1.5	 ファントム T2WI の撮像	
使用した MRI 装置はヒト T2WI を撮像した装置と同様である。ファン
トムを SENSE ヘッドコイル内に水平にセットした。撮像条件は，撮像断面の位
置とスライス枚数以外は全てヒト T2WI を取得した時と同様である。撮像断面は
ファントムを水平にセットしたため冠状断とし，スライス枚数は 1 枚である。6 
mm 厚のスライス位置が図 7e に 2 本の点線で示したファントムの凹凸部分に一
致するようにプランニングを行い撮像した。 
 
2.1.6	 画質評価	
画質評価に先立って，ヒト T2WI とファントム T2WI の位置補正を行っ
た。ファントムをヘッドコイル内にセッティングする位置と，撮像時にプラン
ニングする FOV の位置によって得られたファントム T2WI は，ヒト T2WI が示す
頭部の位置とわずかに異なる可能性があり，このままでは形状の類似度を評価
できない。そのため，2 つの画像の回転補正と並進補正を Matlab R2015b を使っ
て行い，ファントム T2WI をヒト T2WI の位置に補正した。補正に使用した Matlab
のプログラムを図 10 に示す。次に，それぞれの 512×512 ボクセル（計 262, 144
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ボクセル）で構成される画像の信号強度から，頭部周囲の空気の背景を示す信
号を相関係数の計算から除外するために，信号強度が 5 以下のボクセルを全て
データから省いた。これは，頭部周囲の背景を示すボクセルの信号強度が 5 以
下であり，全体のボクセル数に対して多くの割合を示しているため，これらを
含めて相関係数を算出した場合，類似度が過大評価となってしまうためである。
背景を取り除いた後，2 画像間の Pearson の相関係数（R2）を Matlab R2015b を
使って算出した。相関係数算出に使用した Matlab のプログラムを図 10 に示す。
また，求めた相関係数の統計学的有意差（p）を SPSS（IBM Statistical Package for 
the Social Sciences, version 21.0, Chicago, IL, USA）を用いて算出した。 
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図 10	ヒト T2 強調画像とファントム T2 強調画像の位置補正と相関係数算
出の MATLAB プログラム	
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2.2	 駆動システムの作製と精度検証	
2.2.1	構	 造	
作成したファントムを MRI 装置のガントリーの外から任意の角度に回
転することができる駆動システムを作製した。図 11a は駆動システムの構成図
である。本研究で対象とした頭部の動きは，撮像時に生じやすい首振り運動す
なわち回転運動とした。駆動システムは回転盤，支持盤，24 個のボールベアリ
ングと 2 本の牽引紐から構成される。回転盤と支持盤は，既存の製品（La-VIE
ツイスター・ダイエット・KUBIRE 3B-4740，株式会社ジョイナス）を改良した。
まず，回転盤内の金属製のボールベアリング 24 個，回転盤と支持盤の回転軸と
なっている金属製の六角ボルトとナット，さらに回転盤の表面に付着していた
磁石 8 個を取り外し，同サイズの樹脂製のボールベアリング，ボルトとナット
を取り付けることで全ての素材を MR 対応の非磁性体とした。ボールベアリン
グにはグリスを塗布して回転時の摩擦抵抗を減らした。回転盤と支持盤の直径
は 23 cm であり，これはヘッドコイル内で周囲に接触せずに回転できるサイズ
である。図 11b は下項 2.3 で行う実験における MRI 装置のガントリー及びヘッ
ドコイル内でのファントムと駆動システムの配置図である。ヘッドコイル内で
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駆動システムを安定して配置できるように駆動システムの下に吸引枕（KBM 
e-Colle MPU028048M，神戸バイオメディクス株式会社）を敷いて支持盤とヘッ
ドコイル間の空間を埋めた。回転盤には図 11a,b で示すように MRI 装置ガント
リーの外から回転するための非磁性の牽引紐を取り付けた。また，回転盤と支
持盤には 5 度ごとに目盛りを付した。 
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図 11	駆動システム	
a:	駆動システムの構成図。直径 230	mm の回転盤と支持盤の間にグリスが塗布
された樹脂製ボールベアリングが 24 個収まっている。	
b:	駆動システムとファントムの配置図。ファントムは駆動システムの上に接着
し，ヘッドコイル内に吸引枕を使用して水平に配置した。回転盤に付けられた
牽引紐を MRI 装置ガントリーの外に伸ばして寝台の足側から回転盤を操作でき
る。	
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2.2.2	回転精度の検証	
駆動システムの回転精度を検証するため，ファントムを駆動システム
に乗せ，回転前後でファントムの T2WI を撮像した。T2WI の撮像条件は 2.1.4 と
同様である。まず，回転盤を 0 度の目盛りの位置に合わせて撮像し，次に 60 度
の目盛りの位置に 1 秒間かけて回転させてから同じ撮像条件で撮像した。同様
の撮像を 10 回繰り返し，T2WI 上で脳の正中線の回転角度を計測した（図 12）。
設定角度を 60 度とした理由は，予備の実験において健常被験者が仰臥位で正面
を向いて寝た状態から右に首を回したときの最大角度が約 60 度であったためで
ある。回転に要する時間を 1 秒間とした理由は，下記の 2.3 の初期実験にて 1 秒
間かけて回転をしているためである。すなわち，1 秒間かけて回転させるときに
最も誤差が生じる可能性がある最大角度 60 度としたときの回転精度を検証した。
角度計測には DICOM ビューワーソフト OsiriX Lite（v.7.5.1, 64 bit, Pixmeo）を用
い，10 回計測の平均値と標準偏差を算出した。 
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図 12	回転角度の計測	
0 度と 60 度の 2画像の脳の正中線の間の角度（θ）を計測した	
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2.3	PROPELLER 法動き補正機能検証実験	
作成したファントムセットを用い，PROPELLER の動き補正機能の角度
依存性と頻度依存性を検証する初期実験を行った。使用した MRI 装置は上記と
同様である。撮像シーケンスは FSE 系の PROPELLER 法である。撮像条件は，
TR/TE = 4000 ms/111 ms, FOV = 250 mm2, slice thickness = 6 mm, pixel resolution = 
0.78 × 0.78 mm2, turbo spin echo factors = 30, MultiVane percentages = 160%, total 
acquisition time = 72 s で，撮像枚数は 1 枚である。本シーケンスは，18 回の TR
（18 ブレード）で構成されており，動き補正機能を使って 18 ブレードの画像間
の位置ずれを補正して 1 枚の画像が再構成される。また，本シーケンスは，撮
像枚数を 1 枚としたため，1 回の TR（4000 ms）中には図 13a が示すように MR
信号を生成するための印加時間（約 500 ms）と，印加時間と次の TR の印加時
間の間の不活時間（約 3500 ms）に分けられる。この MR 信号を得るための印加
時間には，90°-180°のラジオ波（Radio Frequency: RF）の照射時間，スライス選
択勾配磁場の印加時間，位相エンコード勾配磁場の印加時間，さらに周波数エ
ンコード勾配磁場の印加時間が含まれる。印加時間中に動くタイプⅡと不活時
間中に頭部が動くタイプⅠでは，動き補正機能が働く前の各ブレードの画像が
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異なる。例として，上記の撮像条件の下，撮像全体を通して 1 回だけ頭部が 0
度の位置からα度の位置に動いたケースを考える。まず，18 回の TR のうち，9
回目の TR の不活時間中に一回だけα度動いた場合（図 13b），補正機能が働く
前の各ブレードの画像群は，頭部が 0 度に位置している画像群とα度に位置し
ている画像群に分かれる（図 14a）。しかし，不活時間中に動いているため，こ
れらの画像群にはモーションアーチファクトは存在しておらず，動き補正機能
によってどちらか一方の角度に補正される。このとき，回転角度によって補正
の精度はわずかに異なってくる [2]。一方，18 回の TR のうち，10 回目の TR の
印加時間中に一回だけα度動いた場合（図 13c），補正機能が働く前の各ブレー
ドの画像群には頭部が 0 度に位置している画像とα度に位置している画像に加
え，動きの影響を受けてモーションアーチファクトが生じている画像が 1 枚産
出される（図 14b）（図 14a, b は k-space から直接再構成された画像ではなく説明
用のイメージ図である。使用した装置の動き補正アルゴリズムには各ブレード
から画像を再構成する機能がないためイメージ図を用いた）。この動きの影響を
受けた 1 枚の画像が補正に加わることで補正後の画質が低下する。また，動く
回数が増えることで補正後の画質への影響が変わる [11,21]。すなわち，不活時
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間に動く前者のタイプⅠは動き補正機能の回転角度依存性に関連する動きであ
り，印加時間に動く後者のタイプⅡは，回転頻度依存性に関連する動きである
と言える。これらの検証をヒト MR 画像で行うためには，人体を模擬した精巧
なファントムと正確な回転運動ができる駆動システムが必要である。本研究で
開発したファントムセットを使用したそれぞれの依存性に関する初期実験の方
法に関しては，下記の項で説明する。 
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図 13	PROPELLER 法とファントムを動かしたタイミング	
a:	PROPELLER 法の 1TR（4000	ms）内のシーケンス。90°および 180°RF パルス，
スライス選択勾配磁場および位相エンコーディング勾配磁場を印加したのち，
各スライスの周波数エンコーディング勾配磁場が印加される。本実験では，
角度依存性検証において不活時間でファントムを動かす必要があるため，ス
ライス枚数を１枚として，スライス 2〜n枚目の周波数エンコーディング勾配
磁場の印加時間に相当していた約 3500	ms を不活時間とした。	
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図 13	 （つづき）	
b:	回転角度依存性検証実験におけるファントム回転タイミング。ファントムは
不活時間中に約 1000	ms かけて回転させた（動きタイプⅠ）。	
c:	回転頻度依存性検証実験におけるファントム回転タイミング。ファントムは
印加時間中に約 1000	ms かけて回転させた（動きタイプⅡ）。	
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図 14	動いたタイミングの違いによって出力される各ブレードの画像の１
例（blade 数=18 を例として）	
a:	9 回目の TR の不活時間中に 1 回α°動いたケース。ブレード 10 個目以降の
画像がα°回転した画像となるが，いずれのブレードにもモーションアーチフ
ァクトは認めない。	
b:	9 回目の TR の直後，10 回目の TR 内の印加時間中に 1 回α°動いたケース。
ブレード 10 個目の画像にモーションアーチファクトを認める。ブレード 11 個
目以降の画像はα°回転した画像となるが，いずれのブレードにもモーション
アーチファクトは認めない。	
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2.3.1	回転角度依存性の検証	
回転盤の開始角度を 0 度とし，全 18TR 中の前半 8 番目の TR までは同
じ位置を保持した。そして，9 番目の TR の印加時間終了後の不活時間中に回転
盤をα度反時計回りに約 1 秒間かけて回転させた（図 13b）。α度回転後，撮像
終了まで回転盤の位置を保持した。αは 0 度から 5 度刻みで 60 度まで計 12 回
の撮像を行った。各撮像において，動き補正機能を使用しない画像と動き補正
機能を使用した画像をそれぞれ出力した。動き補正機能を使用しない画像は，
ファントムを回転させた角度が正しいことを確認するために出力した。このと
き，回転角度が 0 度の画像（動いていない参照画像）と各回転角度で得られた
動き補正機能を使用した画像間の相関係数をそれぞれ算出した。算出方法は
2.1.5 項と同様である。また，全ての撮像は音声付き動画で記録し，回転盤が回
転している間に MRI 装置から印加時間に発せられる撮像音が鳴っていないこと
を実験後に確認した。 
 
2.3.2	回転頻度依存性の検証	
回転盤の開始角度を 0 度とした。1 番目の撮像では動きのない参照画像
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を取得した。2 番目の撮像では，回転盤は 1 回目の TR 内の印加時間中に 0 度か
ら 30 度まで約 1 秒間かけて時計回りに回転させ，残りの撮像時間中は同じ位置
を保持した（図 13c）。回転盤を回転させるタイミングは 4000 ms の TR と同期さ
せたメトロノームを用いて研究協力者に音で指示した。3 番目の撮像では，回転
盤は 1 回目の TR 内の印加時間中に同じく 0 度から 30 度まで回転させ，2 回目
の TR 内の印加時間中には 30 度から 0 度まで回転させ，残りの撮像時間中は同
じ位置を保持した。このように，0 度と 30 度の 2 極回転運動の回数を 1 回ずつ
増やしていき，計 19 回の撮像を行った。したがって，19 番目の撮像では 18 回
の全 TR 内の印加時間中に回転することとなる。全ての撮像は音声付き動画で記
録し，MRI 装置から印加時間中に発せられる撮像音が，回転盤を回転している
間に鳴っていることを確認した。この時，回転頻度が 0 回すなわち動いていな
い参照画像と各回転頻度で得られた動き補正をかけた画像間の相関係数をそれ
ぞれ算出した。算出方法は 2.1.5 項と同様である。
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第３章	 	 結	 果 
3.1	 ファントム	
3.1.3 に示す数式より，ファントムは 6 mm 厚を 375 層で積層した。図
15a,b は，三次元ラピッドプロトタイピング技術によって成形されたファントム
の外観写真である。ファントムの成形に要した時間は約 6 時間であった。写真
は成形されたファントムが参照したヒト脳の軸位断の形状を示していることが
分かる。さらに図 15c はファントムにアガロースゲルを流し込み冷却した後の
外観写真である。次にファントム T2WI を示す（図 16）。図 5a のヒト T2WI と比
較すると，視覚的に酷似していることが観察できる。さらに，図 17 はヒト T2WI
とファントム T2WI の信号値の散布図であり，2 画像の類似度を示すために算出
した 2 画像間の Pearson の相関係数は R2 = 0.955 （p < .001）であり，有意に高
い相関を示した。 
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図 15	印刷されたファントム	
a:	外観	
b:	a の中央部を拡大	
c:	aにアガロースゲル注入後
の外観	
 47 
	
図 16	ファントム T2 強調画像	
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図 17	ヒト T2 強調画像とファントム T2 強調画像の信号の散布図	
						(Spearman の相関係数)	
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3.2	 駆動システム 
作成した駆動システムの外観写真を図 18a, b に示す。駆動システムの
回転精度は，平均±標準偏差 = 59.7 ± 0.28°であり，設定値の 60 度に対して非常
に高い精度を示した。 
 
3.3	 	PROPELLER 法動き補正機能検証実験	
3.3.1	 	回転角度依存性	
図 19 に回転角度依存性の実験結果を示す。図 19a-l は動き補正前，図
19a’-l’は動き補正後の再構成画像である。図 19a’’, g’’, l’’は， a’, g’ l’の左上方の
拡大図である。動き補正なしの画像では，ファントムが 2 極化している様子を
観察でき，全ての画像で目標角度に回転していたことが確認できた。動き補正
ありの画像では，視覚的に全ての回転角度の画像において 0 度の位置に補正さ
れているように見えるが，拡大図を観察すると回転角度に応じて補正が不十分
なズレが残っていることが観察できる。図 20 は，動きのない参照画像と回転角
度を増加させたときの画像間の相関係数の変位を示している。各回転角度（α: 0, 
5, 10, 15, 20, 25, 30, 35, 40, 45, 50, 55, 60）の相関係数 R2は一貫して高い値を示し
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たが，回転角度が大きくなるにつれてわずかに減少していくことが確認できる
（R2: 1.000, 0.995, 0.994, 0.990, 0.987, 0.983, 0.980, 0.977, 0.975, 0.971, 0.967, 0.964, 
0.957）。 
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図 18	駆動システム	
a:	外観。回転盤（緑部分）には 2本の牽引紐が付いている。	
b:	回転盤を外して支持盤だけの状態。24 個のボールベアリングがはめ込まれて
いる。	
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図 20	回転角度依存性実験における，静止画像と回転画像間の相関係数と
回転角度の関係	
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3.3.2	 	回転頻度依存性	
図 21 に頻度依存性の実験結果を示す。各回転頻度のときの動き補正後
の画像を示している。視覚的には，回転頻度が増えていくにつれてモーション
アーチファクトが徐々に増加していくことが分かる。図 22 は，動きのない参照
画像と回転頻度が増えていったときの画像間の相関係数の関係を示している。
各回転頻度（0-18 回）の相関係数 R2は回転頻度が増えるにつれて徐々に下がっ
た。（R2: 1.000, 0.970, 0.979, 0.968, 0.976, 0.963, 0.968, 0.953, 0.959, 0.941, 0.944, 
0.912, 0.924, 0.884, 0.877, 0.843, 0.811, 0.738, 0.739）。 
 
 55 
図
2
1
	回
転
角
度
依
存
性
検
証
実
験
の
各
回
転
頻
度
の
T
2
強
調
画
像
	
a-
r:
	1
−1
8
回
	
	
 56 
	
図 22	回転頻度依存性実験における，静止画像と回転画像間の
相関係数と回転頻度の関係	
 57 
第４章	 	 考	 察	
本研究では，ヒト脳 T2WI に似たコントラストと形状を示すことができ
る新しい MRI ファントムを開発した。このファントムは，主に 1 枚のヒト T2WI
から得られるプロファイルカーブと三次元ラピッドプロトタイピング技術を使
用して 1 枚の T2WI を得ることができる。参照したヒト T2WI とファントム T2WI
の類似性を検証するために相関係数を算出した結果，2 画像は有意に高い相関を
示し｛R2 = 0.955 ( p < .001)｝，類似度が高いことが示された。また，このファン
トムを，意図したタイミングで MRI のスライス面に平行な in-plane 回転を実現
するための駆動システムを作成した。駆動システムの回転精度は設定値に対し
て 1 度以内の高い精度を示した。さらに，本研究では，作成したファントムと
駆動システムの具体的な使用として，PROPELLER 法の動き補正機能の回転角度
依存性と回転頻度依存性を検証する 2 つの初期実験を行った。これらの実験で
は，任意の角度と頻度の in-plane の回転運動による実験環境下における視覚的に
区別することが難しい回転角度依存性と回転頻度依存性を，相関係数を用いて
定量化することができた。 
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4.1	 考案したファントム作成方法の革新性と限界	
4.1.1	 ファントム作成方法の革新性	
過去に，三次元ラピッドプロトタイピング技術を使ってヒトの CT や
MRI のデータからファントムを作成する方法がいくつか提案されてきた。Ogden
らは，ヘリカル CT データの撮像条件の相違が，成形された三次元構造物の精度
に与える影響を検証した [21]。Burfeindt らは MRI の fast field echo 3D-T1強調画
像を用い，マイクロウェーブイメージングの前臨床段階の実験用乳腺ファント
ムを作成した [16]。これら過去の多くの研究では，対象とする臓器の構造を直
接的かつ立体的に複製することに焦点をあてている。一方で，本研究で考案し
たファントム作成方法は，参照画像の画像データを再構築して信号強度を相対
積層厚に変換し，三次元ラピッドプロトタイピング技術で成形するという点で
ユニークであり，これまでになかった全く新しい手法であると言える。そのプ
ロセスを大きく分けて以下の 3 行程で提案した：1） ヒト MR 画像の信号強度
データをファントムの積層データに変換	 2）MR 信号を有しない樹脂で三次元
ラピッドプロトタイピング	 3）アガロースゲルを成形したファントムに注入。
これらの行程で作成されたファントムを撮像すると，MRI の部分容積効果を利
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用して参照したヒト MR 画像を模擬できる。MR 画像を形成する各ボクセルの信
号強度は，使用した撮像シーケンスと含まれる対象物の容積の調和で決定され
る。ボクセル内に 1 種類の組織しか存在しない場合，信号強度はその組織が示
す信号のみで決定される。しかし，2 つ以上の組織が含まれる場合の信号強度は，
異なる組織がそれぞれ示す信号の強さと容積の割合によって決定される。これ
は部分容積効果として知られている[23]。今回提案した新しい MRI ファントム
作成方法は，ヒト T2WI の信号値の幅と分布の情報をファントム作成に反映させ，
臨床画像に近いコントラストと形状を示すファントムを作成できるこれまでに
なかった革新的な手法であると考える。  
 
4.1.2	 ファントム作成の限界	
本研究で考案したフォントム作成方法では，ヒト T2強調画像のデータ
を再構築してファントムを成形したため，図 17 のヒト T2強調画像とファントム
T2強調画像のそれぞれの信号強度の散布図が示すように，一定の線形性を示し，
相関係数は高い値を示した。しかしその一方で，線形性を示さない広がりも観
察できるように，2 画像の信号強度は完全には一致せず，相関係数は 1.0 を示さ
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なかった。その要因として以下の 3 点が考えられる。1 つ目は，層別化の不足が
挙げられる。本研究で使用した高精細三次元プリンタのレイヤーの最小ピッチ
は 0.016 mm であり，これは MRI の 1 スライスを 6 mm 厚としたとき 375 層分に
相当する。すなわち，今回の設定値では MR 画像に表示される黒から白を 375
段階で表示したことになる。参照したヒトT2WIの最大信号強度は 2700程度で，
全く同じ信号幅を再現するためには約 2700 層が必要であり，375 層ではその約
7 分の 1 に過ぎなかった。2 つ目として，相関係数算出前に行った 2 画像の位置
補正が完全ではなかったことが挙げられる。この不完全な補正によって，信号
強度が大きく異なるボクセルが隣接する領域では，位置補正のわずかなズレが
相関係数の低下を招いたと考える。3 つ目として，ファントム撮像時のスライス
位置設定の不正確さが挙げられる。スライス位置は，図 7e に示すように三次元
ラピッドプロトタイピング技術によって成形された凹凸部分に合わせる必要が
あるが，完全に一致させることは困難である。もし一致させることができたと
しても，MRI 装置はスライス選択領域を完全な矩形波で励起することができな
いため，スライス面外からの MR 信号が混在してしまう。これら 3 つの要因に
よって相関係数の低下が生じたと推察できる。 
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また，本研究で考案した作成方法は，1 枚のヒト脳 MR 画像から 1 枚の
ファントム画像を作り出すものである。通常，脳はマルチスライスで撮像する
ため，このファントムは一度に 1 断面しか評価できないという制限がある。通
常，PROPELLER 法に用いられる動き補正機能は，スライス面内の動きを補正し，
スライス面外からの信号の混入は想定していない [11,13]。すなわち，複数枚を
同時に評価できなくとも，1 断面内の動き補正精度を検証するうえで支障はない。
また，本研究では脳の基底核を含む断面を選択して PROPELLER 法の動き補正
の角度と頻度への依存性を検証したが，他のスライス，たとえば眼球が含まれ
る断面や，頭頂部の断面を参照画像として選択した場合には，本研究で選択し
た断面とは左右対称性が異なるため，今回行った初期実験と同様な実験で算出
される相関係数の結果は異なっていたと予想される。本研究で考案したファン
トム作成方法は，他のスライス位置で作成することも可能である。作成する上
での唯一の変更点は，選択するヒト T2WI 画像を変更することだけである。また，
軸位断だけでなく矢状断や冠状断などの任意の断面も同様に作成することが可
能である。 
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4.2	 作成した駆動システムの妥当性と限界 
本研究で作成した駆動システムは，ターンテーブルに取り付けられた 2
本の紐を手動で操作することで任意の回転角度を実現した。この操作によって，
首振り運動等，患者頭部の単純な回転運動であれば実現することが可能である。
しかしながら，不穏な患者が示す振戦や複雑な連続回転運動，さらには並進運
動を再現性よく実現することはできない。これらの運動を実現するためには，
MRI 検査室内で使用することができる超音波モーターなどを動源とした駆動部
を用い，さらに MRI 装置のオペレーションコンソールから TR 毎に発せられる
信号をトリガーとして受け取り，自動的に連動して動かせる機構が必要となる。
また，今回行った頻度依存性の実験では，毎回の回転運動において角速度が一
定に保たれていない。印加時間中のファントムの角速度の相違はモーションア
ーチファクトの量に影響すると考えられる。この問題も上記に示した自動化で
解決することができると考えられ，これらは今後の課題である。 
	
4.3	 PROPELLER 法動き補正機能検証における本ファントムの有用性 
過去の研究において，PROPELLER 法の動き補正機能は図 3 が示すよう
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な高コントラストを含む単純な形状で構成されたファントムで検証されてきた 
[11,12,14]。これらのファントムで得られた実験結果は，臨床使用する前段階で
の動き補正機能の能力を理解するために有用であったが，臨床画像に対する実
践的な能力を知ることはできなかった。そのため，過去の研究においては幾何
学的ファントムでの実験に加えて，in vivo 実験も行われてきた [11,12,14]。しか
しながら，過去に行われた in vivo 実験では，健常被験者が正確なスライス面内
の回転運動を行うことができているか保証がないという根本的に解決が困難な
問題に直面していた。すなわち，得られた結果が補正機能の精度だけを反映し
ているのか，それとも被験者の不正確な動きの影響も含んでいるものなのかが
分からず，実験結果の信頼性が不透明になってしまい，実験結果の理解を複雑
にしていた。信頼性が不透明な結果によって補正機能を改良することは，誤っ
た方向への開発に繋がる恐れがある。近年，Liu らは幾何学的ファントムとヒト
を用いて PROPELLER 法用の動き補正機能を開発しているが，彼らの開発した
新しい補正方法を十分に検証するためには，ファントム実験に比較してヒト実
験は被験者の動きの精度が不十分であったと述べている [11]。また，彼らは将
来の研究において動き補正方法を十分に検証するためには臨床画像を用いた体
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系的な実験環境が必要だと述べている [11]。今回考案したファントムと駆動シ
ステムを使って本研究で行った 2 つの検証実験では，ヒト脳画像と同様のファ
ントム画像を使って，意図したタイミングで任意の回転角度を実現し，スライ
ス面外からの信号の混入のない補正後画像における相関係数を示すことで補正
能力を定量化することに成功した。すなわち，初期実験ではあるが，今回提示
した結果は，本ファントムと駆動システムを用いることで今までヒト実験では
行うことができなかった臨床画像を用いた体系的な実験環境を構築できる可能
性を示し，今後補正機能を検証開発するための強力なツールになる可能性を持
っていると言える。このファントムを使ったさらなる検証が過去に開発された
動き補正機能の再検証とさらに動きに対して強固な新しい方法の開発に繋がる
ことが期待される。 
 
4.4	 本ファントム作成手法の拡張性 
今回用いたファントム作成方法は健常者の脳だけでなく，病変を有す
る患者の脳に適用することも可能である。さらに，理論的には T1強調画像（T1WI）
や Fluid Attenuation Inversion Recover（FLAIR）画像に適用することも可能である。
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たとえば，T1WI の場合，参照するヒト画像として T1WI を選択し，同様なデー
タ変換と三次元ラピッドプロトタイピング技術を利用し，アガロースゲルの代
わりに T1WI で高信号を示す植物性油やベイビーオイルなどを注入すればヒト
T1WI に似たファントム T1WI を得ることができる。図 23 はヒト T1WI とそれを
参照にして T2WI と同じ方法で作成したファントムの T1WI であり，理論通りに
ヒト T1WI を擬似することを証明できた。したがって，T2WI だけでなく T1WI
や FLAIR 画像において，ある特定の病変を有する画像を使って PROPELLER 法
の動き補正機能を検証することが可能である。本ファントムを使って，救急外
来などで頭部を静止することが難しい患者の撮像，鎮静不可の小児，さらには
認知症などで長時間の静止が困難な高齢者などの撮像時に協力を得ることが難
しい被験者に対して有用な PROPELLER 法の動き補正機能がさらに改良にされ
ていくことが望まれる [24-30]。さらに，PROPELLER 法は脳だけでなく，頸部，
肩関節，腹部などにも利用されている [5-7,31]。呼吸による胸郭の上下運動によ
りモーションアーチファクトが出やすい肩関節の撮像時においては，動き補正
機能のさらなる改良は腱板損傷が呈する小さな T2WI 高信号の検出能を向上さ
せる可能性がある [32]。本ファントム作成方法は，人体の全ての部位で任意の
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断面に適用することが可能であり，将来の更なる調査によって各部位に適切な
動き補正機能の開発に繋がることが期待される。 
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図 23	本ファントム作成方法の T1 強調画像への応用	
a:	参照したヒト T1強調画像	
b:	ファントム T1強調画像	
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4.5	 本研究の限界 
 まずはじめに，本ファントムの限界ではなく使用する上での注意点を
述べておく。本ファントムでは，参照したヒト MR 画像と類似した画像を示す
ことができるが，4.1.1 項で述べたようにそれは部分容積効果を利用して実現さ
れている。したがって，参照した組織の T1，T2，T2*緩和時間とファントムのそ
れらは全く一致していない。そのため，撮像条件を変更して撮像した時の信号
強度はこれら緩和時間の影響は受けず，ファントムに注入した物質の容積にの
み依存して変化することが注意点としてあげられる。また，本ファントム作成
方法は，1 枚のヒト MR 画像から 1 枚のファントム画像を生成する手法であり，
複数枚を同時に撮像することはできない。しかしながら，4.1.2 項でも述べたよ
うに動き補正機能の能力を検証するうえで，それは大きな問題とはならないと
考える。さらに，本駆動システムは手動で操作する機構になっており，単純な
回転運動のみの実現が可能である。4.2 項でも述べたように，複雑な回転運動を
実現するためには自動化できる機構が必要となり，これは今後の課題である。 
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第５章	 	 結	 語 
 本研究では，PROPELLER 法に用いられる動き補正機能を検証するため
の新しい MRI ファントムと駆動システムを開発した。本ファントムは，部分容
積効果を利用した革新的な手法で作成されており，ヒト MR 画像と同じコント
ラストと形状を示すことができた。さらに，本駆動システムは，意図したタイ
ミングでファントムのスライス面内における任意の角度の正確な回転運動を実
現することができた。このファントムと駆動システムを使用することで，
PROPELLER 法の動き補正機能を検証する際に，今まで行うことができなかった
疑似臨床画像を用いた体系的な実験環境を構築できる。それゆえに，
PROPELLER 法の動き補正アルゴリズムの更なる改良が期待され，救急患者，小
児，高齢者や認知症患者などの動いてしまい撮像が困難な被験者の画像診断能
向上に寄与できる可能性を示すことができた。 
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